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Beschreibung 

Verfahren zur Bilderstellung in der Computertomographie eines 
periodisch bewegten Untersuchungsobj ektes und CT-Gerat zur 
Durchfiihrung des Verfahrens 

Die Erfindung betrifft ein Verfahren zur Bilderstellung in 
der Computertomographie, bei dem ein sich periodisch bewegen- 
des Untersuchungsobj ekt mit Hilfe eines von einem Focus aus- 
gehenden Strahlenbundels und einem flachig ausgebildeten De- 
tektorarray abgetastet wird, die ermittelten Ausgangsdaten in 
geeigneter Weise gefiltert und ruckpro j iziert werden, urn min- 
destens ein Schnittbild zu erhalten, das die Absorptionswerte 
des Schnittes des Untersuchungsobj ekts in einem bestimmten 
Bewegungszustand reprasentiert . Des weiteren betrifft die Er- 
findung ein CT-Gerat, das zur Durchfiihrung dieses Verfahrens 
geeignet ist. 

Grundsatzlich sind ahnliche Verfahren fur statische Objekte 
unter dem Begriff N> 3-D Filtered Backpro j ektion" bekannt ge- 
worden. An diesen Verfahren ist nachteilig, dass redundante 
Daten, wie sie bei Spiralabtastungen mit geringem Tischvor- 
schub durch mehrmaliges Bestrahlen ein und desselben Voxels 
entstehen, nicht genutzt werden, was zur Folge hat, dass die 
dem Untersuchungsobj ekt verabreichte Strahlendosis nur un- 
vollstandig zur Bildgebung genutzt wird. 

Weiter gibt es Oberlegungen im Zusammenhang mit 2D-Verfahren 
zur Bildrekonstruktion so vorzugehen, dass vorlaufige Bilder 
in grofier Zahl durch * 2D- Filtered Backpro j ektion" aus Aus- 
gangsdaten berechnet werden, die aus zur Bildrekonstruktion 
an sich nicht ausreichenden Abschnitten der Fokusbahn stam- 
men, wobei die vorlaufigen Bilder erst in einem zweiten 
Schritt zu einem endgiiltigen Schnittbild reformatiert werden. 
Diese 2D-Verfahren sind fur Detektorarrays mit grofier Breite, 
d.h. grofier Erstreckung in Richtung der Systemachse, weniger 
brauchbar, weil dann eine extrem grolie Anzahl von vorlaufigen 
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Bildern zu verarbeiten ist, was selbst bei grofter zur Verfii- 
gung stehender Rechenleistung problematisch ist. 

Grundsatzlich sind allgemein auch Cardio-CT-Gerate bekannt, 
die Schnittauf nahmen von periodisch bewegten Untersuchungsob- 
jekten, wie dem menschlichen Herzen erstellen, indem sie die 
Bewegungsphasen des Herzens registrieren und zur Erstellung 
der Schnittbilder nur Daten verwenden, die mit bestimmten Be- 
wegungsphasen oder Bewegungszustanden korrelieren. Nachteilig 
bei den bekannten Cardio-CT-Geraten ist jedoch, dass sie nur 
fiir Detektoren mit vergleichsweise geringer Zeilenzahl oder 
geringe Ausdehnung des Detektors in Systemachsenrichtung 
brauchbar sind, da sie den kegelf ormigen Strahlverlauf im Un- 
tersuchungsobjekt nicht beriicksichtigen . 

Auf die nicht vorverof f entlichte deutsche Patentanmeldung DE 
101 59 927.7 der Anmelderin, die ein ahnliches Verfahren und 
CT-Gerat beschreibt, das sich jedoch nur auf die Bilderstel- 
lung statischer Untersuchungsob j ekte bezieht, wird verwiesen. 
Der Of f enbarungsgehalt dieser Anmeldung wird vollinhaltlich 
iibernommen . 

Der Erfindung liegt die Aufgabe zugrunde, ein Verfahren der 
eingangs genannten Art anzugeben, das auf Basis eine 3D- 
Ruckpro j ektion eine Steigerung der Bildqualitat ermoglicht 
und redundante Daten von periodisch bewegten Untersuchungsob- 
jekten phasenrichtig zu Schnittbildern verrechnen kann. 

Nach der Erfindung wird diese Aufgabe gelost durch ein Ver- 
fahren und ein CT-Gerat mit den Merkmalen der unabhangigen 
Patentanspruche . Vorteilhafte Ausbildungen sind in den unter- 
geordneten Patentanspruchen beschrieben. 

Demgemali schlagen die Erfinder ein Verfahren zur Erzeugung 
von CT-Bildern eines sich periodisch bewegenden Untersu- 
chungsbereichs vor, vorzugsweise zur Abbildung der Herzregion 
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eines Lebewesens, vorzugsweise eines Patienten, mit zumindest 
den folgenden Ver f ahrensschritten : 

- zur Abtastung eines periodisch bewegten Untersuchungsob- 
jekts mit einem von mindestens einem Fokus ausgehenden 

5 Strahlenbundel und mit einem flachig ausgebildeten Detek- 

torarray mit einer Vielzahl von verteilten Detektorelemen- 
ten zum Detektieren der Strahlen des Strahlenbiindels wird 
der mindestens eine Fokus relativ zu dem Untersuchungsob- 
jekt auf mindestens einer das Untersuchungsob j ekt umlau- 
10 fenden Fokusbahn mit gegenuberliegendem Detektorarray be- 

wegt, wobei die Detektorelemente des Detektorarray Aus- 
gangsdaten liefern, welche die Schwachung der Strahlen 
beim Durchgang durch das Untersuchungsob j ekt reprasentie- 
ren, 

15 - es werden zeitgleich Bewegungsdaten von dem sich perio- 
disch bewegenden Untersuchungsbereich gesammelt, urn die 
Detektordaten und daraus resultierende Daten den Bewe- 
gungszustanden zuordnen zu konnen, 

- die Ausgangsdaten werden gefiltert, 

20 - die gefilterten Ausgangsdaten werden zur Erzeugung wenigs- 
tens eines Schnittbildes einer eine Schichtdicke aufwei- 
senden Schicht des Untersuchungsob j ekts dreidimensional 
riickproj iziert , wobei 

- jedes Schnittbild aus den Ausgangsdaten gewonnene Absorp- 
^ tionswerte der zu der Schicht des Untersuchungsob j ekts ge- 

^ horigen Voxel fur die Strahlung des Strahlenbiindels repra- 

sentiert, wobei 

- zur Ruckprojektion einerseits eine Gewichtsf unktion ver- 
wendet wird, die den raumlichen Abstand eines betrachteten 

30 Strahls zum betrachteten Voxel wichtet, um so die Beein- 

flussung der Schichtdicke zu ermoglichen, und 

- andererseits zur Ruckprojektion auch eine Gewichtungsf unk- 
tion verwendet wird, die den zeitlichen Abstand zu dem je- 
weils darzustellenden Bewegungszustand des Untersuchungs- 

35 bereiches reprasentiert . 
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In einer bevorzugten Ausfuhrung des Verfahrens erfolgt die 
Filterung in Richtung der zu der jeweiligen Fokusposit ion ge~ 
horigen Tangente ah die Fokusbahn* Es hat sich gezeigt, dass 
mit dieser Fil terrichtung eine besonders hohe Bildqualitat 
5 erzielt werden kann. Der Wahl dieser Filterrichtung liegt die 
Erkenntnis zugrunde, dass das beschriebene, eine hohe Bild- 
qualitat ermoglichende, auf vorlaufigen Bildern basierende 
2D-Verfahren sozusagen in ein 3D-Verfahren ubergehen wurde, 
wenn die der Berechnung vorlaufiger Bilder zugrundeliegenden 

10 Abschnitte der Fokusbahn so stark verkurzt wurden, dass sie 

nur noch eine einzige Projektion umfassen wurden, deren Daten 
dann in Richtung der Tangente an die Fokusbahn gefiltert wiir- 
vpfc" den, und dass erwartet werden konnte, dass ein solches 3D- 
Verfahren dann eine vergleichbar gute Bildqualitat wie das 

15 2D-Verfahren ermoglichen wlirde . 

Das erf indungsgemafie Verfahren lasst sich dann besonders 
leicht implementieren, wenn vor dem Filtern eine Umrechnung 
der in Facherstrahlgeometrie gewonnenen Ausgangsdaten in Form 
20 von Strahlen P(a,j3,q) in in Parallelstrahlgeometrie vorlie- 

gende Paralleldaten in Form von Strahlen P(0,j3,q) (azimutales 
* rebinning" ) bzw. P{0 y p,q) ( vollstandiges * rebinning" , d.h. 
azimutales und radiales * rebinning" ) vorgenommen wird. Dabei 
sind bezugnehmend auf Figur 3 

P 

q 

30 0 = a+/3 

p = R F sin Off) 

Rf 



der Fokuswinkel 
der Facherwinkel 

der der z-Koordinate entsprechende Zeilenindex 
des Detektorsystems , 
der Parallel facherwinkel 

die dem Strahlabstand von der Drehachse (System- 
achse) entsprechende Parallelkoordinate, und 
der Radius der Fokusbahn. 



35 



Die Ruckprojektion der Paralleldaten erfolgt nach einer be- 
vorzugten Ausfuhrungsf orm der Erfindung in der Weise, dass im 
Zuge der Ruckprojektion fur jedes Voxel (x,y,z) fur jedes 
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0e[o,7r[ fur die Strahlen p[@ + kn,p,q) bzw. P(0 + kn,p y q) , deren 
Projektion entlang der Systemachse durch (x,y) geht, die Summe 




gebildet wird, wobei 

x,y t z die Koordinaten des jeweiligen Voxels sind, 

k eine ganze Zahl entsprechend der Anzahl der in die 

Rekonstruktion einbezogenen Halbumlauf e des Fokus, 

p die Parallelkoordinaten derjenigen Strahlen sind, de- 

ren Projektionen langs der Systemachse durch die Ko- 
ordinaten (x,y) des jeweiligen Voxels (x,y,z) verlaufen, 

J3 die Facherwinkel derjenigen Strahlen sind, deren Pro- 

jektionen langs der Systemachse durch die Koordinaten 
(x t y) des jeweiligen Voxels (x,y,z) verlaufen, und 

h z eine die Schichtdicke der in dem erzeugten Schnitt- 

bild dargestellten Schicht des Untersuchungsobj ekts 
bestimmende Gewichtungsf unktion ist, sowie 

d eine Funktion ist, die gleich dem Abstand des jewei- 

ligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y t z) ist 
bzw. von dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem 
entsprechenden Voxel (x,y,z) abhangt, 

h P hase eine den zeitlichen Abstand t der Projektion 

p(p + k7r,fi,q) bzw. P{0 + kn,p,q) zu einer den Bewegungszu- 
stand bewertenden Gewichtsf unktion ist, wobei 

c R (k) eine Zeitposition darstellt, die den periodischen Be- 
wegungszustand eines Untersuchungsbereiches , vorzugs- 
weise eines zugeordneten Herzzyklus, bestimmt. 

Die Schreibweise <! ~l bringt dabei zum Ausdruck, dass die 

\p\ 

Summenbildung wahlweise fur durch azimutales ^rebinning" oder 
durch vollstandiges x " rebinning^ gewonnene Strahlen erfolgen 
kann, wobei die Filterung tangential zur Fokusbahn im Falle 
des azimutalen * rebinnings" einer Filterung in /?-Richtung und 
im Falle des vollstandigen * rebinnings" einer Filterung in p- 
Richtung ist. 
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Infolge der Summierung sowohl uber k als auch q ist dann si- 
chergestellt , dass alle durch ein und dasselbe Voxel verlau- 
fende Strahlen berucksichtigt werden und die dem Untersu- 
chungsobj ekt zugefuhrte Strahlendosis somit vollstandig ge- 
nutzt wird. 



10 



Eine besonders bevorzugte Ausf uhrungsf orm sieht vor, dass zur 
Ruckpro j ektion der Paralleldaten die auf die Summe H der Ge- 
wichte h 



( ( 



h phast {t{e + kx)-c R {k)) 



normierte Summe 



15 



H 



k q 



d w \0 + k*,\~\,q 



J) 



20 



25 



30 



gebildet wird. Diese Vorgehensweise ermoglicht eine nochmals 
verbesserte Bildqualitat f da eine mogliche Uberbetonung von 
Voxeln, die von mehr Strahlen als andere Voxel getroffen wer- 
den, beseitigt wird und somit entsprechende Artefakte vermie- 
den werden. Der CT-Wert des jeweiligen Voxels wird durch Sum- 
mation liber 0 gewonnen. 

Das erf indungsgemafie Verfahren kann beispielsweise Anwendung 
finden, wenn gemafi einer Variante der Erfindung die Fokusbahn 
eine Kreisbahn ist (Tomogrammabtastung) . Gemafi einer bevor- 
zugten Variante der Erfindung ist die Fokusbahn jedoch eine 
Spiralbahn, die dadurch zustande kommt, dass der Fokus auf 
einer Kreisbahn urn die Systemachse bewegt wird und gleichzei- 
tig eine Relativbewegung zwischen Fokus und Untersuchungsob- 
jekt in Richtung der Systemachse erfolgt. Auf Basis einer 
solchen Spiralabtastung konnen problemlos auch groUere Volu- 
mina des periodisch bewegten Untersuchungsob j ekts untersucht 
werden. 



35 
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Ini Falle einer Tomogrammabtastung gilt fur k normalerweise 
k=\ oder k=2. Im Falle einer Spiralabtastung wird k so ge- 
wahlt, dass alle im Pro j ektionswinkel 6 zur Parallelkoordina- 
te p beziehungsweise zum Facherwinkel /? gehorenden Strahlen, 
5 deren Abstand d x , y , 2 eine geeignete Schwelle nicht iiberschrei- 
tet, fur die Bildrekonstruktion erfasst werden. 

Die Erfindung wird nachfolgend anhand eines in den beigefug- 
ten schematischen Zeichnungen dargestell ten Ausf uhrungsbei- 
10 spiels naher erlautert. Es zeigen: 

FIG 1 in teils perspektivischer , teils blockschaltbildar- 

tiger Darstellung ein mehrere Zeilen von Detektor- 
elementen aufweisendes CT-Gerat; 
15 FIG 2 einen Langsschnitt durch das Gerat gemafi Figur 1; 

und 

FIG 3 ein das * rebinning" veranschaulichendes Schaubild; 

FIG 4 typisches EKG eines menschlichen Herzens; 

FIG 5 Bewegungszustand des Herzens dargestellt durch re- 

20 lative Volumenanderung korreliert mit EKG aus Figur 

4; 

FIG 6 zeitlicher Verlauf der Gewichtungsf unkt ion h phase 

korreliert mit den Figuren 4 und 5. 

.25 In den Figuren 1 und 2 ist ein zur Durchfuhrung des erfin- 
^> dungsgemaiien Verfahrens geeignetes CT-Gerat der 3. Generation 
dargestellt. Dessen insgesamt mit 1 bezeichnete Messanordnung 
weist eine insgesamt mit 2 bezeichnete Rontgenstrahlenquelle 
mit einer dieser vorgelagerten quellennahen Strahlenblende 3 
30 (Figur 2) und ein als f lachenhaf tes Array von mehreren Zeilen 
und Spalten von Detektorelementen - eines von diesen ist in 
Figur 1 mit 4 bezeichnet - ausgebildetes Detektorsystem 5 mit 
einer diesem vorgelagerten detektornahen Strahlenblende 6 
(Figur 2) auf . In Figur 1 sind der Obersichtlichkeit halber 
35 nur acht Zeilen von Detektorelementen 4 dargestellt. Das De- 
tektorsystem 5 weist jedoch, was in der Figur 2 punktiert an- 
gedeutet ist, weitere Zeilen von Detektorelementen 4 auf. 
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Die Rontgenstrahlenquelle 2 mit der Strahlenblende 3 einer- 
seits und das Detektors ystem 5 mit der Strahlenblende 6 ande- 
rerseits sind in aus der Figur 2 ersichtlicher Weise an einem 
Drehrahmen 7 einander derart gegentiberliegend angebracht, 
dass ein im Betrieb des CT-Gerats von der Rontgenstrahlen- 
quelle 2 ausgehendes, durch die einstellbare Strahlenblende 3 
eingeblendetes, pyramidenf ormiges Rontgenstrahlenbtindel, des- 
sen Randstrahlen mit 8 bezeichnet sind, auf das Detektorsys- 
tem 5 auftrifft. Dabei ist die Strahlenblende 6 dem mittels 
der Strahlenblende 3 eingestellten Querschnitt des Rontgen- 
strahlenbiindels entsprechend so eingestellt, dass nur derje- 
nige Bereich des Detektorsystems 5 freigegeben ist, der von 
dem Rontgenstrahlenbtindel unmittelbar getroffen werden kann. 
Dies sind in dem in den Figuren 1 und 2 veranschaulichten Be- 
triebsmodus acht Zeilen von Detektorelementen 4, die im Fol- 
genden als aktive Zeilen bezeichnet werden. Die weiteren 
punktiert angedeuteten Zeilen sind von der Strahlenblende 6 
abgedeckt und daher nicht aktiv . 

Jede Zeile von Detektorelementen 4 weist eine Anzahl K von 
Detektorelementen auf wobei J3k = fii bis /3k der Kanalindex ist 
und jedem Detektorelement ein Facherwinkel zugeordnete 
ist. Der Facherwinkel des mittleren Detektorelementes ist 
gleich Null; die Facherwinkel der beiden aufiersten Detektor- 
elemente sind /?i=+#nax und /3r=-#nax 

Die aktiven Zeilen L q von Detektorelementen 4 sind in Figur 2 
mit L\ bis Lq bezeichnet, wobei q = 1 bis Q der Zeilenindex 
ist, der im Falle des beschriebenen Ausf uhrungsbeispiels so- 
zusagen der z-Koordinate entspricht. 

Das Rontgenstrahlenbtindel weist den in Figuren 1 und 2 einge- 
tragenen Conewinkel (p auf, bei dem es sich urn den Offnungs- 
winkel des Rontgenstrahlenbiindels in einer die Systemachse Z 
und den Fokus F enthaltenden Ebene handelt. Der Offnungswin- 
kel des Rontgenstrahlenbiindels in einer rechtwinklig zu der 
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Systemachse Z liegenden und den Fokus F enthaltenden Ebene 
(Facherof fnungswinkel) betragt 2#n ax und ist in Figur 1 einge- 
tragen . 

5 Der Drehrahmen 7 kann mittels einer Antr iebseinr ichtung 22 urn 
eine mit Z bezeichnete Systemachse in Rotation versetzt wer- 
den. Die Systemachse Z verlauft parallel zu der z-Achse eines 
in Figur 1 dargestellten raumlichen rechtwinkligen Koordina- 
tensystems . 

10 

Die Spalten des Detektorsystems 5 verlaufen ebenfalls in 
Richtung der z-Achse, wahrend die Zeilen, deren Breite b in 
Richtung der z-Achse gemessen wird und beispielsweise 1 mm 
betragt, quer zu der Systemachse Z bzw. der . z-Achse verlau- 
15 fen. 

Urn ein Untersuchungsob j ekt , z.B. einen Patienten, in den 
Strahlengang des Rontgenstrahlenbundel bringen zu konnen, ist 
eine Lagerungsvorrichtung 9 vorgesehen, die parallel zu der 
20 Systemachse Z, also in Richtung der z-Achse verschiebbar ist, 
und zwar derart, dass eine Synchronisation zwischen der Rota- 
tionsbewegung des Drehrahmens 7 und der Translationsbewegung 
der Lagerungsvorrichtung in dem Sinne vorliegt, dass das Ver- 
haltnis von Translations- zu Rotationsgeschwindigkeit kon- 
^5 stant ist, wobei dieses Verhaltnis einstellbar ist, indem ein 
^> gewunschter Wert fiir den Vorschub v der Lagerungsvorrichtung 
pro Umdrehung des Drehrahmens gewahlt wird. 

Es kann also ein Volumen eines auf der Lagerungsvorrichtung 9 
30 befindlichen Untersuchungsob j ekts im Zuge einer Volumenabtas- 
tung untersucht werden, wobei die Volumenabtastung in Form 
einer Spiralabtastung in dem Sinne vorgenommen werden kann, 
dass unter gleichzeitiger Rotation der Messeinheit 1 und 
Translation der Lagerungsvorrichtung 9 mittels der Messein- 
35 heit pro Umlauf der Messeinheit 1 eine Vielzahl von Projekti- 
onen aus verschiedenen Pro jektionsrichtungen aufgenommen 
wird. Bei der Spiralabtastung bewegt sich der Fokus F der 



200210361 



10 

Rontgenstrahlenquelle relativ zu der Lagerungsvorrichtung 9 
auf einer in Figur 1 mit S bezeichneten Spiralbahn. Die Spi- 
ralabtastung muss sich in a-Richtung uber wenigstens /r+2fl maK 
erstrecken, um die vollstandige Rekonstruktion eines CT- 
5 Bildes pro Zeile von Detektorelementen zu gestatten, sie kann 
innerhalb der technischen Grenzen des CT-Gerats aber auch be- 
liebig langer sein. 

Ein Volumen des Unter suchungsob j ekts kann jedoch infolge des 
10 Umstandes, dass mehrere Zeilen von Detektorelementen 4 vor- 
handen sind, auch im Zuge einer sogenannten Tomogrammab- 
tastung untersucht werden, bei der keine Relativbewegung in 
Richtung der z-Achse zwischen Messeinheit 1 und Lagerungsvor- 
richtung 9 stattfindet (v=0). Im Falle der Tomogrammabtastung 
15 ist also die Grofte des untersuchten Volumens durch die Zahl 
der aktiven Zeilen von Detektorelementen 4 bestimmt. Wahrend 
einer Tomogrammabtastung bewegt sich der Fokus F auf einer 
kreisf ormigen Fokusbahn, die in einer im Folgenden als Mit- 
telebene bezeichneten Ebene liegt. 

20 

Die Tomogrammabtastung kann in Form eines Teilumlaufs Oder in 
Form eines Vollumlaufs erfolgen, wobei der Teilumlauf ein 
Teilumlauf intervall von wenigstens ft+2fi max (ein Halbumlauf 
plus Facherof fnungswinkel) umfasst, das eine vollstandige Re- 
.25 konstruktion eines CT-Bildes gestattet, wahrend ein Vollum- 
lauf 2n umfasst. 

Die wahrend der Spiral- oder Tomogrammabtastung aus den De- 
tektorelementen jeder aktiven Zeile des Detektorsystems 5 pa- 
30 rallel ausgelesenen, den einzelnen Projektionen P(a,fl,q) in 

Facherstrahlgeometrie entsprechenden Messdaten werden in ei- 
ner Datenaufbereitungseinheit 10 einer Digital/Analog-Wand- 
lung unterzogen, serialisiert und an einen Bildrechner 11 li- 
bertragen . 



35 



Nach einer Vorverarbeitung der Messdaten in einer Vorverar- 
beitungseinheit 12 des Bildrechners 11 gelangt der resultie- 
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rende Datenstrom zu einer Schnittbildrekonstruktionseinheit 
13, die aus den Messdaten Schnittbilder von gewunschten 
Schichten des Untersuchungsob j ekts nach einem noch im Einzel- 
nen zu beschreibenden er f indungsgemafien Verfahren auf Basis 
der ''Filtered Backpro j ection" rekonstruiert. 

Die CT-Bilder setzen sich aus matrixartig zusammengeset zten 
Pixeln (Pixel= picture element) zusammen, wobei die Pixel der 
jeweiligen Bildebene zugeordnet sind, jedem Pixel eine CT- 
Zahl in Hounsfield Units (HU) zugeordnet ist und die einzel- 
nen Pixel entsprechend einer CT-Zahl/Grauwertskala in einem 
ihrer jeweiligen CT-Zahl entsprechenden Grauwert dargestellt 
werden, Dabei veranschaulicht jedes Pixel ein Voxel (Voxel = 
volume element) der in dem CT-Bild veranschaulichten Schicht 
des Untersuchungsobj ekts . Da infolge der Mehrzeiligkeit des 
Detektorsystems 5 und gegebenenf alls der Spiralabtastung 
Messdaten bezuglich mehrerer Schichten des Untersuchungsob- 
jekts gewonnen werden, stehen 3D-Daten zur Verfugung, die im 
Rahmen der Erfindung einer 3D-Ruckpro j ektion unterzogen wer- 
den. Als Endergebnis stehen 3D-Bilddaten in Form einer drei- 
dimensionalen Matrix, beispielsweise mit den Achsen x, y, z 
zur Verfugung, wobei jedes Element der Matrix einem Voxel 
{x,y,z) entspricht und den der zugehorigen CT-Zahl entspre- 
chenden Grauwert enthalt. Diejenigen Elemente der dreidimen- 
sionalen Matrix die den gleichen x-, y- , oder z-Wert aufwei- 
sen, stellen dann jeweils ein planares Schnittbild der dem 
maiigeblichen x- , y- , oder z-Wert entsprechenden Schicht des 
Untersuchungsobj ekts dar . 

Die von der Schnittbildrekonstruktionseinheit 13 rekon- 
struierten Bilder werden auf einer an den Bildrechner 11 an- 
geschlossenen Anzeigeeinheit 16, z.B. einem Monitor, darge- 
stellt. 

Die Rontgenstrahlenquelle 2, beispielsweise eine Rontgenroh- 
re, wird von einer Generatoreinheit 17 mit den notwendigen 
Spannungen und Stromen, beispielsweise der Rohrenspannung U, 
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versorgt. Urn diese auf die jeweils notwendigen Werte einstel- 
len zu konnen, ist der Generatoreinheit 17 eine Steuereinheit 
18 mit Tastatur 19 zugeordnet, die die notwendigen Einstel- 
lungen gestattet. 

Auch die sonstige Bedienung und Steuerung des CT-Gerates er- 
folgt mittels der Steuereinheit 18 und der Tastatur 19, was 
dadurch veranschaulicht ist, dass die Steuereinheit 18 mit 
dem Bildrechner 11 verbunden ist. 



Unter anderem kann die Anzahl Q der aktiven Zeilen von De- 
tektorelementen 4 und damit die Position der Strahlenblenden 
3 un d 6 eingestellt werden, wozu die Steuereinheit 18 mit den 
Strahlenblenden 3 und 6 zugeordneten Verstelleinheiten 20 und 
15 21 verbunden ist. Weiter kann die Rotationszeit r eingestellt 
werden, die der Drehrahmen 7 fur eine vollstandige Umdrehung 
benotigt, was dadurch veranschaulicht ist, dass die dem Dreh- 
rahmen 7 zugeordnete Antriebseinheit 22 mit der Steuereinheit 
18 verbunden ist. 

20 

Obwohl es grundsat zlich moglich ist, das er f indungsgemalie 
Verfahren auch in Facherstrahlgeometrie zu realisieren, wird 
das beschriebene CT-Gerat vorzugsweise in einem Modus betrie- 
ben, in dem das erf indungsgemaBe Verfahren in Parallelstrahl- 
:25 geometrie realisiert ist. 

Demnach werden die bei der Abtastung des fur die jeweilige 
Untersuchung relevanten Korperbereichs des Patienten durch 
Spiral- oder Tomogrammabtastung in Facherstrahlgeometrie ge- 

30 wonnenen Daten zunachst in an sich bekannter Weise durch ein 
im Allgemeinen als ^rebinning" bezeichnetes Verfahren in Da- 
ten in Parallelstrahlgeometrie umgewandelt. Diese Umwandlung 
beruht auf einer Umsortierung der in Facherstrahlgeometrie 
gewonnenen Daten derart, dass aus unterschiedlichen in Fa- 

35 cherstrahlgeometrie auf genommenen Projektionen Strahlen ent- 
nommen und zu einer Projektion in Parallelstrahlgeometrie zu- 
sammengefugt werden. In Parallelstrahlgeometrie reichen Daten 
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aus einem Intervall der der Lange n aus, urn ein vollstandiges 
Bild rekonstruieren zu konnen. Um diese Daten gewinnen zu 
konnen, mussen nichtsdestotrot z zur Daten in Facherstrahlgeo- 
metrie aus einem Intervall der Lange ;r+2y# nax zur Verfiigung 
5 stehen. 

Eine Projektion in Parallelstrahlgeometrie ist in Figur 3 
veranschaulicht. Demnach nehmen alle n Parallelstrahlen RPi 
bis RP N dieser Projektion gegeniiber der x-Achse des in Fi- 
10 gur 3 darges tellten und mit dem gemafi Figur 1 ubereinstimiuen- 
den Koordinatensystem den Parallelf acherwinkel 6 ein. 




Anhand des in Figur 3 in ausgezogener Linie dargestellten Pa- 



rallelstrahls RPi soli im Folgenden der Ubergang von Facher- 
15 strahl- auf Parallelstrahlgeometrie erlautert werden. 

Der Parallelstrahl RPi entstammt einer fur die auf der Fokus- 
bahn S liegende Fokusposition Fi in Facherstrahlgeometrie ge- 
wonnenen Projektion. Der zu dieser Projektion in Facher- 
20 strahlgeometrie gehorige, durch die Drehachse 14 und damit 

die z-Achse des Koordinatensystems verlaufende Zentralstrahl 
RF Z1 ist in Figur 3 ebenfalls eingetragen. Der Fokusposition 
Fi entspricht der Fokuswinkel <Z\; dies ist der Winkel, den 
die x-Achse und der Zentralstrahl RF Z i einschlieiien . Gegen- 
^5 uber dem Zentralstrahl RF Zi weist der Strahl RPi den Facher- 

winkel ft auf. Somit ist leicht erkennbar, dass fiir den Paral- 
lelf acherwinkel 0 gilt: 0-a + /3 . 

Der rechtwinklig zum jeweiligen Parallelstrahl gemessene 
30 Strahlabstand p von der Drehachse 14 bzw. der z-Achse ist 
durch p=R F sin(fi) gegeben. 

Wie anhand des in Figur 3 in verstarkter Linie dargestellten, 
durch die Drehachse 14 bzw. die x-Achse verlaufenden Zentral- 
35 strahls RP Z deutlich wird, handelt es sich bei diesem Strahl 
um den Zentralstrahl einer in Fachergeometrie fiir die Fokus- 
position F z unter dem Fokuswinkel az auf genommene Projektion 
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in Facherstrahlgeometrie. Da fur den Zentralstrahl einer in 
Facherstrahlgeometrie auf genommenen Projektion fi=0 gilt, wird 
deutlich, dass fur den Fall von Zentralstrahlen gilt: 

Je nachdem, ob ein azimutales oder vollstandiges * rebinning" 
durchgefuhrt wird, liegen die Parallelpro j ektionen in der 
Form P(a,/3,q) oder in der Form P{0,p,q) vor, wobei 
a der Fokuswinkel 

fi der Facherwinkel 

q der der z-Koordinate entsprechende Zeilenindex 

des Detektorsystems , 
0 = a + /3 der Parallelf acherwinkel 

p = R F sin(/?) die dem Strahlabstand von der Drehachse (System- 

achse) entsprechende Parallelkoordinate, und 
R F der Radius der Fokusbahn sind. 

In einer, einer ersten Ausf uhrungsf orm des er f indungsgemalien 
Verfahrens entsprechenden, mittels der Tastatur 19 wahlbaren 
ersten Betriebsart arbeitet das beschriebene CT-Gerat auf Ba- 
sis von durch azimutales * rebinning" gewonnenen Pro j ektionen . 
Die diesen Pro j ektionen entsprechenden Daten werden im Falle 
des azimutalen *rebinnings" in >5-Richtung gefiltert, d.h. je- 
weils in Richtung der zu der Fokusposition des Zentralstrahls 
der jeweiligen Parallelpro j ektion gehorigen Tangente T (siehe 
Figur 3), und zwar unter Verwendung eines der in der Compu- 
tertomographie ublichen Filterkerne, z.B. Shepp-Logan - oder 
Ramachandran-Lakshminarayanan-Kern. 

Die derart gefilterten Paralleldaten werden dann in der in 
der Weise ruckpro j iziert , dass im Zuge der Ruckproj ektion fur 
jedes Voxel (x,y f z) fur jedes 0 e[0 y 7r[ fiir die Strahlen 
p(0 + k7r,fi,q), deren Projektion entlang der Systemachse durch 
(x,y) geht, die Summe 

k q 

gebildet wird, wobei 

x,y,z die Koordinaten des jeweiligen Voxels sind, 
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k eine ganze Zahl entsprechend der Anzahl der in die Re- 
konstruktion einbezogenen Halbumlaufe des Fokus, 

fi die Facherwinkel derjenigen Strahlen sind, deren Projek- 
tionen langs der Systemachse durch die Koordinaten (x,y) 
jeweiliges Voxels (x,y,z) verlaufen, und 

h z eine die Schichtdicke der in dem erzeugten Schnittbild 
dargestellten Schicht des Untersuchungsobj ekts bestim- 
mende Gewichtungsf unktion ist, sowie 

d eine Funktion ist, die gleich dem Abstand des jeweiligen 
Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) ist bzw. von 
dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechen- 
den Voxel (x,y t z) abhangt, 

h P hase eine den zeitlichen Abstand t der Projektion P{& + kx, fi,q) 
bzw/ P{0 + k7r,p,q) zu einer den Bewegungszustand bewerten- 
den Gewichtsfunktion ist, wobei 
c R (k) eine Zeitposition darstellt, die den periodischen Bewe- 
gungszustand eines Untersuchungsbereiches, vorzugsweise 
eines zugeordneten Herzzyklus, bestimmt. 

Infolge der gewahlten Filterrichtung und der infolge der Sum- 
mation sowohl liber k als auch liber q werden zum einen „cone 
beam artifacts" vermieden und zum anderen im Interesse einer 
hohen Dosisnutzung aller durch ein Voxel (x,y,z) verlaufenden 
Strahlen berucksichtigt. Aufterdem wird durch die Wichtungs- 
funktion h phase nur Strahlen berucksichtigt, die mit dem ge- 
wlinschten zu beobachtenden Bewegungszustand des Untersu- 
chungsobj ektes korreliert sind, und nicht damit korrelierte 
Messungen unterdruckt. 

Der einem Voxel x t y,z zugeordnete Absorptionswert ju xyz wird 
durch Summation liber 9 liber mindestens einen Halbumlauf ge- 
wonnen, d.h. durch Bildung von 

9 

Die dem jeweiligen Absorptionswert entsprechende CT-Zahl wird 
in herkommlicher Weise aus dem Absorptionswert ermittelt. 
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Dabei konnen mittels der Tastatur 19 unterschiedliche Gewich- 
tungsfunktionen h und unterschiedliche Funktionen d einge- 
stellt werden. 

5 

Als Gewichtungsf unktion h eignet sich beispielsweise eine 
Dreiecks- oder Trapezf unktion . 

Als Funktion d kann der Abstand des jeweiligen Parallel- 
10 strahls vom Voxel x,y,z oder stattdessen beispielsweise die 
z (axiale) -Komponente dieses Abstandes eingestellt werden, 

^ In einer Abwandlung der vorstehend beschriebenen ersten Be- 
triebsart wird zur Ruckpro j ektion der Paralleldaten die auf 
15 die Sumirie H der Gewichte h z und h phase 

H = ZZ h > i d , y , ( 0 + k *> A <?))• V W + kn) - c R (k)) 

k q 

normierte Summe 

20 

n k q 




gebildet. Dies ermoglicht eine nochmals verbesserte Bildqua- 
litat, da eine mogliche Oberbetonung von Voxeln, die in meh- 



25 reren Halbumlauf en ^beleuchtet" , also von Strahlen getroffen 
werden, beseitigt wird und somit entsprechende Artefakte ver- 
mieden werden. Diese Redundanz tritt bei Spiralabtastungen 
dann auf, wenn die pro Vollumlauf der Messanordnung stattfin- 
dende Relativverschiebung so gering ist (geringer Pitch) , 

30 dass Voxel mehrfach bestrahlt werden. 

Eine einer weiteren Ausf iihrungsf orm des er f indungsgemaften 
Verfahrens entsprechenden, mittels der Tastatur 19 wahlbaren 
zweite Betriebsart unterscheidet sich von der ersten Be- 
35 triebsart dadurch, dass das beschriebene CT-Gerat nicht auf 
Basis von durch azimutales , sondern von durch vollstandiges 
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*rebinning" gewonnenen Projektionen arbeitet. Die diesen Pro- 
jektionen entsprechenden Daten werden im Falle des vollstan- 
digen *rebinnings" in p-Richtung gefiltert, also jeweils e- 
benfalls in Richtung der zu der Fokusposit ion des Zentral- 
strahls der jeweiligen Parallelpro j ektion gehorigen Tangente 
T (siehe Figur 3) . 

Demnach wird fur die derart gefilterten Paralleldaten im Zuge 
der Ruckproj ektion die Summe 

* q 



gebildet, wobei p die Parallelkoordinaten derjenigen Strah- 
len sind, deren Projektionen langs der Systemachse durch die 
15 Koordinaten (x t y) jeweiliges Voxels (x t y,z) verlaufen. 

Auch im Falle der zweiten Betriebsart wird in einer Abwand- 
lung zur Ruckproj ektion der Paralleldaten eine auf die Summe 
H der Gewichte h z und h phasG 



H = YZK (i w {0 + k* 9 p 9 q)\ h phase {t{0 + kn) - c R (*)) 



k q 



normierte Summe, namlich die Summe 

n k q 

gebildet . 

Im Falle der vorstehend beschriebenen ersten und zweiten Be- 
30 triebsarten wird eine Funktionsweise des er f indungsgemaiien 

Verfahrens vorgesehen, bei dem im Zusammenhang mit einem Vo- 
xel (x,y,z) alle Strahlen betrachtet werden, deren Proj ektion 
entlang der Drehachse 14 bzw. der z-Achse durch x, y geht . Ob 
und in welchem Mafie diese Strahlen beriicksichtigt werden, 
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JJerdem kann auch eine Wichtungsf unkt ion gewahlt werden, die 
mit zeitlichem Abstand von einem vorbestimmten Bewegungszu- 
stand abfallt. Dies ist beispielhaft durch den gepunktete 
Verlauf der Gewichtsf unktion dargestellt. 

5 

Das CT-Gerat kann aber auch mittels der Tastatur 19 wahlbare 
weitere Betriebsarten aufweisen, die den zuvor beschriebenen 
mit dem Unterschied entsprechen, dass fur eine gegebene Fo- 
kusposition der durch das jeweilige Voxel (x f y f z) verlaufende 

10 theoretische Strahl ermittelt wird und dann unter Berucksich- 
tigung der Gewichtungsf unktionen h z und h ph3se und der Funktion 
d in die Summenbildung im Zuge der Ruckpro j ektion nur dieje- 
^ nigen Strahlen einbezogen werden, die tatsachlich einen Bei- 
trag zu der Sunune liefern konnen und zwar sowohl in Bezug auf 

15 ihre Position als auch in Bezug auf den interessierenden Be- 
wegungszustand des betrachteten Untersuchungsobj ektes . 

Im Falle der beschriebenen Ausf uhrungsbeispiele wird die Re- 
lativbewegung zwischen der Messeinheit 1 und Lagerungsvor- 
richtung 9 jeweils dadurch erzeugt, dass die Lagerungsvor- 
richtung 9 verschoben wird. Es besteht im Rahmen der Erfin- 
dung jedoch auch die Moglichkeit, die Lagerungsvorrichtung 9 
ortsfest zu lassen und statt dessen die Messeinheit 1 zu ver- 
schieben. Aufierdem besteht im Rahmen der Erfindung die Mog- 
^5 lichkeit, die notwendige Relativbewegung durch Verschiebung 
sowohl der Messeinheit 1 als auch der Lagerungsvorrichtung 9 
zu erzeugen. 

Das konusformige Rontgenstrahlenbundel weist im Falle des be- 
30 schriebenen Ausf tihrungsbeispiels einen rechteckigen Quer- 

schnitt auf. Im Rahmen der Erfindung sind jedoch auch andere 
Querschnittsgeometrien moglich. 

Im Zusammenhang mit den vorstehend beschriebenen Ausfiihrungs- 
35 beispielen finden CT-Gerate der dritten Generation Verwen- 
dung, d.h. die Rontgenstrahlenquelle und das Detektorsystem 
werden wahrend der Bilderzeugung gemeinsam urn die Systemachse 



20 
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verlagert. Die Erfindung kann aber auch im Zusammenhang mit 
CT-Geraten der vierten Generation, bei denen nur die Rontgen- 
strahlenquelle urn die Systemachse verlagert wird und mit ei- 
nem f eststehenden Detektorring zusammenwirkt , Verwendung fin- 
5 den, sofern es sich bei dem Detektorsystem urn ein mehrzeili- 
ges Array von Detektorelementen handelt. 



Auch bei CT-Geraten der funften Generation, d.h. CT-Geraten, 
bei denen die Rontgenstrahlung nicht nur von einem Fokus, 

10 sondern von mehreren Foken einer oder mehrerer urn die System- 
achse verlagerter Rontgenstrahlenquellen ausgeht, kann das 
erf indungsgemafle Verfahren Verwendung finden, sofern das De- 

f^y tektorsystem ein mehrzeiliges Array von Detektorelementen 
aufweist . 

15 

Die im Zusammenhang mit den vorstehend beschriebenen Ausfuh- 
rungsbeispielen verwendeten CT-Gerate weisen ein Detektorsys- 
tem nach Art einer orthogonalen Matrix angeordneten Detektor- 
elementen auf. Die Erfindung kann aber auch im Zusammenhang 
20 mit CT-Geraten Verwendung finden, deren Detektorsystem in ei- 
ner anderen Weise ein flachenhaft angeordnetes Array mit De- 
tektorelementen aufweist ♦ 



Die vorstehend beschriebenen Ausf tihrungsbeispiele betreffen 
die medizinische Anwendung des erf indungsgemafien Verf ahrens . 
Die Erfindung kann jedoch auch aufierhalb der Medizin, bei- 
spielsweise bei der Materialuntersuchung von sich periodisch 
bewegenden Maschinen oder Maschinenelementen Anwendung fin- 
den. 



30 
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Patentanspruche 

1. Verfahren zur Erzeugung von CT-Bildern eines sich peri 
odisch bewegenden Untersuchungsbereichs , vorzugsweise 
der Herzregion eines Lebewesens, vorzugsweise eines Pa 
tienten, mit zumindest den folgenden Verf ahrensschrit- 
ten : 

1.1. zur Abtastung eines periodisch bewegten Untersuchungs- 
objekts mit einem von mindestens einem Fokus ausgehen- 
den Strahlenbundel und mit einem flachig ausgebildeten 
Detektorarray mit einer Vielzahl von verteilten Detek- 
torelementen zum Detektieren der Strahlen des Strahlen 
bundels wird der mindestens eine Fokus relativ zu dem 
Untersuchungsobjekt auf mindestens einer das Untersu- 
chungsobjekt umlaufenden Fokusbahn mit gegenuberliegen 
dem Detektorarray bewegt, wobei die Detektorelemente 
des Detektorarray Ausgangsdaten liefern, welche die 
Schwachung der Strahlen beim Durchgang durch das Unter 
suchungsobjekt reprasentieren, 

1.2. es werden zeitgleich Bewegungsdaten von dem sich perio 
disch bewegenden Untersuchungsbereich gesammelt, urn di 
Detektordaten und daraus resultierende Daten den Bewe- 
gungszustanden zuordnen zu konnen, 

1.3. die Ausgangsdaten werden gefiltert, 

1.4. die gefilterten Ausgangsdaten werden zur Erzeugung we- 
nigstens eines Schnittbildes einer eine Schichtdicke 
aufweisenden Schicht des Untersuchungsob j ekts dreidi- 
mensional ruckpro j iziert, wobei 

1.5. jedes Schnittbild aus den Ausgangsdaten gewonnene Ab- 
sorptionswerte der zu der Schicht des Untersuchungsob- 
jekts gehorigen Voxel fur die Strahlung des Strahlen- 
bundels reprasentiert , wobei 

1.6. zur Ruckpro jektion einerseits eine Gewichtsf unktion 
verwendet wird, die den raumlichen Abstand eines be- 
trachteten Strahls zum betrachteten Voxel wichtet, und 

1.7. andererseits zur Ruckpro j ektion auch eine Gewichtungs- 
funktion verwendet wird, die den zeitlichen Abstand zu 
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dem jeweils dar zustellenden Bewegungszustand des Unter- 
suchungsbereiches represent iert . 

2. Verfahren nach Anspruch 1, dadurch gekenn- 

5 zeichnet, dass die Filterung in Richtung der zu der 

jeweiligen Fokusposition gehorigen Tangente an die Fo- 
kusbahn vorge nomme n wird. 

3. Verfahren nach einem der Anspruche 1 bis 2, dadurch 
10 gekennzeichnet, dass vor dem Filtern eine Um- 

rechnung der in Facherstrahlgeometrie gewonnenen Aus- 
gangsdaten in Form von Strahlen P(a,/3,q) in in Parallel- 
PS strahl-Geometrie vorliegende Paralleldaten in Form von 

Strahlen P(0,/3,q) bzw, P(0,P>q) vorgenommen wird, wobei 
15 a der Fokuswinkel, 

J3 der Facherwinkel , 

q der der z-Koordinate entsprechende Zeilenin- 

dex des Detektorsystems , 
& = a + J3 der Parallelf acherwinkel, 
20 p = R F s\n{fi) die dem Strahlabstand von der Drehachse 

(Systemachse ) entsprechende Parallel koordi- 
nate, und 

Rf der Radius der Fokusbahn sind. 



* 



4. Verfahren nach Anspruch 3, dadurch gekenn- 
zeichnet, dass die Ruckpro j ektion der Paralleldaten 
in der Weise erfolgt, dass im Zuge der Ruckpro j ektion 
fur jedes Voxel (x,y t z) fur jedes 0e[o,;r[ ftir die Strahlen 

p{@ + k7t y f3 y q) bzw. P{9 + kn,p y q) , deren Projektion entlang 



30 der Systemachse durch (x y y) geht, die Summe 



V 



VP) 



k q 

gebildet wird, wobei 

x,y,z die Koordinaten des jeweiligen Voxels sind, 

k eine ganze Zahl entsprechend der Anzahl der 

35 in die Rekonstruktion einbezogenen Halbumlau- 

fe des Fokus, 
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p die Parallelkoordinaten derjenigen Strahlen 

sind, deren Projektionen langs der Systemach- 
se durch die Koordinaten (x,y) jeweiliges Vo- 
xels (x,y,z) verlaufen, 
5 P die Facherwinkel derjenigen Strahlen sind, 

deren Projektionen langs der Systemachse 
durch die Koordinaten (x,y) jeweiliges Voxels 
(x,y,z) verlaufen, und 

h z eine die Schichtdicke der in dem erzeugten 

10 Schnittbild dargestellten Schicht des Unter- 

suchungsob j ekts bestimmende Gewichtungsf unk- 
tion ist, sowie 

d eine Funktion ist, die gleich dem Abstand des 

jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Vo- 
15 xel (x,y,z) ist bzw. von dem Abstand des jewei- 

ligen Strahls von dem entsprechenden Voxel 
(x,y t z) abhangt, und 

hphase eine den zeitlichen Abstand der Projektion 

p($ + kn,p y q) bzw. P{6 + k7t,p,q) zu einem Bewe- 
20 gungszustand bewertende Gewichtsfunktion ist, 

wobei 

c R (k) eine Zeitposition darstellt, die den period!- 

schen Bewegungszustand eines Untersuchungsbe- 
reiches, vorzugsweise eines zugeordneten 
Herzzyklus, bestimmt. 

5. Verfahren nach Anspruch 4, dadurch gekenn- 

zeichnet, dass bei der Ruckpro jektion der Parallel- 
daten die auf die Summe H der Gewichte h 

30 H =ZS^K,^f^ + ^|?U ]| + 

k 1 \ \ VP) )) 

normierte Surame 
gebildet wird. 



200210361 



24 

6. Verfahren gemaft einem der AnsprUche 1 bis 5, dadurch 
gekennzeichnet , dass bei der Ruckpro jektion die 

Strahlen je betrachtetem Voxel derart gewichtet werden, 

dass zentral auf die Detektorelemente auftreffende 

5 Strahlen starker gewichtet werden als randseitig auf- 

treffende Strahlen . 



7. Verfahren nach einem der Anspruche 1 bis 6, dadurch 
gekennzeichnet, dass die Fokusbahn eine Kreis- 
10 bahn ist. 

Verfahren nach einem der Anspruche 1 bis 7, dadurch 
gekennzeichnet, dass die Fokusbahn eine Spiral- 
bahn ist, die dadurch zustande kommt, dass der Fokus 
auf einer Kreisbahn urn die Systemachse bewegt wird und 
gleichzeitig eine Relativbewegung zwischen Fokus und 
Untersuchungsobjekt in Richtung der Systemachse er- 
folgt. 



8. 

15 



20 9. Verfahren nach einem der Anspruche 1 bis 8, dadurch 
gekennzeichnet, dass die Detektorelemente auf 
dem Detektorarray in Zeilen und Reihen verteilt ange- 
ordnet sind. 

£b 10. CT-Gerat zur Abtastung eines periodisch bewegten Unter- 
suchungsob j ektes mit einem von mindestens einem Fokus 
ausgehenden Strahlenbundel und mit einem f lachig ausge- 
bildeten Detektorarray mit einer Vielzahl von verteil- 
ten Detektorelementen zum Detektieren der Strahlen des 

30 Strahlenbundel s , wobei der mindestens eine Fokus rela- 

tiv zu dem Untersuchungsobjekt auf mindestens einer das 
Untersuchungsobjekt umlaufenden Fokusbahn mit gegenu- 
berliegendem Detektorarray bewegt wird, wobei zumindest 
Mittel zur Detektion des Bewegungszustandes des Unter- 

35 suchungsobj ektes, zur Sammlung von Detektordaten, zur 

Filterung und Ruckpro j ektion gemaii einem der Anspruche 
1 bis 9 vorgesehen sind. 
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11. CT-Gerat gemali Anspruch 10, dadurch gekenn- 

zeichnet, dass die genannten funktionalen Mittel 
zumindest teilweise durch Programme oder Programm- 
5 Module verwirklicht werden. 
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Zusammenf as sung 

Verfahren zur Bilderstellung in der Computertomographie eines 
periodisch bewegten Untersuchungsobj ektes und CT-Gerat zur 
Durchfiihrung des Verfahrens 

Die Erfindung betrifft ein Verfahren zur Bilderstellung in 
der Computertomographie, bei dem ein sich periodisch bewegen- 
des Untersuchungsobj ekt mit Hilfe eines von einem Focus aus- 
gehenden Strahlenbiindels und einem flachig ausgebildeten De- 
tektorarray abgetastet wird, die ermittelten Ausgangsdaten in 
geeigneter Weise gefiltert und ruckproj iziert werden, uro min- 
destens ein Schnittbild zu erhalten, das die Absorptionswerte 
des Schnittes des Untersuchungsobj ekts in einem bestimmten 
Bewegungszustand reprasentiert. Beim erf indungsgemaften Ver- 
fahren wird zur Ruckpro j ektion einerseits eine Gewichtsf unk- 
tion verwendet wird, die den raumlichen Abstand eines be- 
trachteten Strahls zum betrachteten Voxel wichtet, und ande- 
rerseits auch eine Gewichtungsf unktion verwendet, die den 
zeitlichen Abstand zu dem jeweils dar zustellenden Bewegungs- 
zustand des Untersuchungsbereiches reprasentiert. 

Des weiteren betrifft die Erfindung ein CT-Gerat, das zur 
Durchfiihrung dieses Verfahrens geeignet ist und entsprechende 
Mittel zur Durchfiihrung des Verfahrens aufweist. 



FIG 6 
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